






















method  that  is  suitable  for  a  variety  of  applications, provided  that  the  chemical  reaction  process  involves  an 
enthalpy variation[1]. In particular, in life science research, calorimetry is considered the gold standard for studying 









evaporation may cause misleading  interpretation of the experimental data[1],  [7],  [11]. The main drawbacks of 
classical calorimetry are the requirement for relatively large sample volumes (at least a few ml) to achieve a large 






on the use of a thermopile sensor, which  is microfabricated on a thin membrane with  low heat capacity that  is 
suspended in a thicker frame. This configuration guarantees a high thermal insulation and enables the detection of 
2 
heat  produced  by  small  sample  volumes[12],  [14].  Thermopile‐based  sensors  for  liquid  applications  are 
commercially  available[15],  but  they  have  been  also  custom‐built[16]–[20],  driven  by  particular  experimental 
designs. Also, thermistor‐based nanocalorimeters have been developed[5], [21]–[23]. 
Nanocalorimeters may be classified into two different types: batch‐mode, also called open‐chamber systems, and 






integration  and  automation  of  a measurement  protocol[10],  [18]–[20],  [29]–[31].  However,  the  same  fluidic 
connections may introduce additional heat loss paths and worsen the thermal insulation to the environment, thus 
affecting  the  sensitivity[14],  [18].  Lee  et  al.  developed  a  device  based  on  a  parylene‐polymer  microfluidic 
calorimeter chip combined with soft‐polymer fluidic components[18]. On‐chip vacuum encapsulation was used to 
improve thermal insulation, and 4.2 nW resolution was demonstrated for nl sample volumes. The investigation of 






































sink may generate fluctuations  in the temperature gradients over the sensing area and, thus,  instabilities  in the 
background signal. For highly sensitive heat power measurements, i.e. below the mW range, heat sink temperature 
control and stability must be optimized. 
Moreover,  it  is  important that heat generated by the sample  is conducted only through the sensing area on the 







The  isothermal holder, developed according to these requirements  is sketched  in Fig. 1A.  It  is composed of the 
following elements: a thermopile sensor (only the outer ceramic frame is visible in the figure), a polycarbonate (PC) 
sample reservoir, three aluminum parts assembled  around the sensor, whose temperature is controlled by a closed 
loop  Proportional‐Integral‐Derivative  (PID)  control  system  and  two  poly(methylmethacrylate)  (PMMA)  plates 







which define  the sensing area, are  located on  the  inner part of  the membrane, while  the cold  junctions are  in 
thermal  contact with  the  rim.  The working principle of  the  thermopile  sensor  is based on  the  thermoelectric 
conversion of the thermal gradient present between hot and cold junctions of the thermopile into a voltage VTP. In 
particular,  the  thermal gradient  is  caused by  the production/absorption of heat by  the  sample  (QSAMPLE)  in  the 
sensing area, and the heat flow from the sample towards the heat sink is determined by the membrane thermal 



























applied  to  the  interface  of  the  two  surfaces.  Fluidic  connections  to  the  reservoir  are  provided  by 
polytetrafluoroethylene  (PTFE)  thin  tubings  (0.3 x 0.76 mm PTFE microtube, Fisher Scientific)  that are  inserted 
through the fluidic connection fabricated into the isothermal holder and in the side walls of the reservoir. As the 









The  validation  of  this  platform  is  based  on  the measurement  of  the  heat  released/absorbed  during  different 
chemical  reactions. The  first  reaction  tested  is  the mixing of 1‐propanol  (1‐propanol anhydrous, 99.7%, Sigma‐
Aldrich)  in deionized water  (DIW).  The  second  reaction  is  the oxidation of  glucose  (D‐Glucose  ≥99.5%,  Sigma‐



















For calibrating  the nanocalorimetric platform,  the power sensitivity coefficient PS = VTP /PR  ,  i.e.  the conversion 
coefficient that relates the thermopile voltage signal VTP to the applied heat power PR has to be determined for 
different experimental  configurations.  Two different  configurations,  schematically  shown  in  Fig. 2A have been 
considered. The first one uses the resistive heater integrated in the silicon chip membrane (R_INT, no reservoir), 
while the second one uses an external resistive heater (R_EXT), which is a miniaturized 100 kΩ thermistor (Micro‐
BetaCHIP Thermistor Probe, Measurement  Specialties)  immersed  into  the  reservoir  filled with 50 µl DIW.  The 
second calibration procedure mimics more closely the real experimental situation, i.e. heat generation by a liquid 
































volume of 50 µl. As  the  inlet  tube passes  through  the metal block of  the platform,  the  injected volume  is well 
thermalized at 25 °C. As a result, a single experiment may last less than 30 minutes, which is advantageous when 
planning many sequential and  independent experiments. Additionally, an alternative experimental protocol was 
also tested, and  it described more  in detail  in the Supporting  Information section:  it consisted  in applying up to 




shown  in Fig. 3B. The curves show  the heat power generated upon mixing corresponding  to  the  total enthalpy 
















when  catalyzing  the oxidation of glucose. Glucose oxidase uses molecular oxygen  to  catalyze  the oxidation of 
glucose to gluconic acid and the overall reaction can be described as follows[41], [42]: 
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plot  is  obtained,  as  shown  in  Fig.  4B.  Additionally,  by  calculating  the  initial  heat  power  P0  for  each  glucose 
concentration,  the  corresponding power  vs  concentration plot  is obtained  and presented  in  Fig. 4C.  For most 
enzymatic  assays,  and  typically  for GOx mediated  glucose oxidation,  the  curve obtained by plotting  the  initial 
reaction  rate V0 as a  function of  the glucose  substrate concentration  [S]  is described by  the Michaelis‐Menten 
model, which is based on the following equation [44]–[46]: 
 






concentrations and  fitting with  the Michaelis‐Menten‐like equation P0([S]) was carried out as  shown  in Fig. 4C 
(dashed  lines; adjusted R‐squared higher  than 0.97)  to obtain  the  two distinctive parameters PMAX and KM. The 
maximal heat power PMAX estimated is about 210 µW and 230 µW for a GOx concentration of 125 U/ml and 250 
U/ml,  respectively. More  interestingly,  the corresponding Michaelis constants KM are about 50 and 25 mmol/l, 
which are very close to reported values in literature[47]–[49]. Considering the curve for the GOx concentration of 
250 U/ml,  it  is possible to observe the  linear region of the Michaelis‐Menten plot for  low glucose concentration 






  ଴ܲ ൌ ߙ ∙ ሾܵ଴ሿ  (3) 
The estimated value of α from the experimental data is 6.68 µW/(mmol/l). Furthermore, for this type of reactions, 
the substrate concentration [S] decays exponentially over time as: 
  ሾܵሿ ൌ ሾܵ଴ሿ݁ି௞∙௧ (4) 
where k is the rate constant (1/s). Thus, from equation (1) and (4) it is possible to deduce that the reaction rate 
and, consequently, the heat power released decay exponentially too, as: 
  ܲ ൌ ݄ ∙ ܸ ൌ ݄ ∙ ݀ሾܵሿ݀ݐ ൌ െ݄ ∙ ݇ ∙ ሾܵሿ ൌ െ݄ ∙ ݇ሾܵ଴ሿ݁
ି௞∙௧  (5) 





























heat power signal and glucose concentration would have been observed  if oxygen was  limiting the reaction.  In 
contrast, we cannot exclude that oxygen depletion may be partially taking place  in the saturation regime of the 
Michaelis‐Menten model  (glucose  concentration  higher  than  5 mmol/l),  even  though  the  system  follows  the 
















may be  investigated. Sample and  reagent solutions can either be preloaded  in an on‐chip  reservoir or  injected 
directly  into  the  reservoir  via  an  external  thermalized  conduct,  allowing  very  versatile  experimental  protocol 







mixing  of  the  small  injected  sample  volume  into  the  larger  on‐chip  reservoir.  Faster mixing  is  key  to  further 
improvement of the platform performance and this may be achieved by integrating a custom‐designed microfluidic 
chip  system with  the  sensor  chip  in  future.  The  present  platform  design  is  already  compatible with  such  an 
implementation. 
Finally,  the  presented work  not  only  shows  a  new  highly  performing  calorimetric  platform  per  se,  but  it  also 
represents a significant advance in the field of more user‐friendly and versatile technologies for biology. We believe 
our approach will be in favour of exploitation of a powerful sensing technique like calorimetry in advanced biology 
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of  sample  reservoir  is  in  direct  contact with  the  sensor membrane.  Fluidic  connections  are  fabricated  on  the 
sidewalls of  the  reservoir and aligned  to  the  corresponding connections  in  the aluminum part providing direct 
access  from  the  outside.  D) Different  elements  of  the  nanocalorimetric  platform  for  fluidic  sample  injection, 

















per mole  (or molar excess enthalpy) HE of 1‐propanol  in water vs  the mole  fraction X(PrOH) of 1‐propanol  in 
water[40]. Additionally, the differential molar excess enthalpy dHE/dX  is shown, obtained by differentiating the 
polynomial  fit  of  the molar  excess  enthalpy  HE with  respect  to  the mole  fraction  X(PrOH)  (dashed  line).  B) 
Differential excess enthalpy with  respect  to  time dHETOT/dt generated by  injecting and mixing 5 L of pure 1‐
propanol  into 45 L of 1‐propanol  solutions at different  initial  concentrations. The differential excess enthalpy 




















fitted using  the Michaelis‐Menten equation as shown by  the dashed  lines  (adjusted R‐squared  ≈ 0.99 and 0.97 
respectively). D) Magnification of  the maximum heat power P0  vs glucose  concentration  curve  for  the glucose 
oxidase concentration of 250 U/ml (from Fig. 4C). This emphasizes the linear region, typical of a Michaelis‐Menten 
curve for glucose concentrations smaller than the Michaelis constant KM. In this case, the linear region is observed 
for glucose concentrations below 10 mmol/l. A  linear fitting (dashed  line, adjusted R‐squared ≈ 0.96) allows the 
estimation of the proportionality coefficient α ≈ 6.68 µW/(mmol/l). 
 
